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Abstract 
 
 The myoelectric signal generated in innervation zone (IZ) is propagated along the muscle 
fiber. Its signal recorded by the surface electrode attached on the skin surface and is called 
surface electromyogram (sEMG). The sEMG is used to evaluate the muscular function 
properties objectivity and noninvasively, although sufficient attention is required on electrode 
placement. Generally, two bipolar electrodes are placed on skin, and the sEMG is recorded. 
If IZ is sandwiched between two electrodes, the two flowing the signals cancel each other out. 
Therefore, it’s impossible to evaluate the muscular function with precision around IZ location. 
However, IZ location can’t find from the skin surface, and the location vary depend on 
individuals. Previously, the most popular method of IZ location estimation is visual 
observation using multi-channel sEMG signals by a researcher and that result have personal 
difference. Thus, the strongest benefit of enabling anyone to use sEMG simply is inhibited 
by requiring expert’s decision.  
 The aim of this study is to discuss the method of IZ location estimation objectivity, and 
assess muscle function using the method. 
 This paper is composed of six chapters, and the background and purpose of this study were 
described as an introduction in chapter 1. 
In Chapter 2, the principle of muscle contraction, method of evaluating muscle function 
using sEMG, and the problems of sEMG were described. 
 In Chapter 3, the method of IZ location estimation objectivity was proposed and compared 
with conventional visual estimation. In this method, IZ location was estimated that a 
waveform was divided into short section and clarified the propagation characteristics of the 
signal using the visual estimation as reference. In addition, the new method was compared 
with the visual estimation by researchers using the sEMG signals actually measured. As the 
result, a high coincidence rate was showed, and it is possible to objectively estimate location 
to be excluded from evaluating the muscle function by using the new method. In Chapter 4 
and Chapter 5, the muscle functions were evaluated while grasping IZ location using the new 
estimation method of IZ location. Chapter 4 was described evaluating the muscle fatigue 
during dynamic contraction, and Chapter 5 was described evaluating the change of muscle 
function with age. 
  
 In Chapter 4, whether it is possible to evaluate muscle function during dynamic contraction 
that is changing muscle length while grasping IZ location by using the new method was 
examined. The experiments of the fatigue test are conducted using biceps brachialis muscle 
during dynamic and static contraction. As the result, root mean square of the amplitude (RMS) 
were increased and muscle fiber conduction velocity (MFCV) were decreased with fatigue in 
all contraction. In addition, it was revealed that RMS and MFCV change according to the 
elbow joint angle. 
 In Chapter 5, whether it is possible to evaluate muscle composition change accompanying 
age, which had been clarified by invasive method, by sEMG using the new method was 
examined. The experiments of the different load intensity contraction test are conducted using 
vastus medialis muscle. As the result, it was revealed that MFCV were decreased with age in 
medium and high load, and RMS were decreased with age in maximum voluntary contraction. 
In Chapter 6, the research results of this paper were summarized, and the future issues were 
described. 
  
  
  
多チャンネル表面筋電図による 
神経支配帯の推定と筋機能評価への応用 
 
白井 礼 
 
論文概要 
 
 平均寿命が増加している現代において，健康維持・増加のために運動や筋力トレ
ーニングを行う人が老若男女問わず増えている．しかし自身の筋状態を十分に把握
しないままトレーニングを行うと，負荷量が十分ではないアンダーワークや，負荷
を与えすぎるオーバーワークを引き起こす．特に，オーバーワークは捻挫や筋挫傷
などの怪我につながり，高齢者においては怪我から寝たきりになるリスクがある．
そのため，トレーニングを行う際には自身の筋状態を把握するシステムを構築する
ことは非常に重要である．筋状態とは，筋の負担度や疲労度，加齢度などのトレー
ニングを行う際のメニューや時間の指標となるものを示し，本研究では，筋状態を
把握する方法として表面筋電図に着目し研究を行った． 
筋収縮は脊髄にある運動ニューロンが神経軸索を通り，対象とする筋へ電気的な
信号を送ることにより起こるが，表面筋電図法は筋上の皮膚表面に電極を貼付する
ことによって筋電信号を計測する非侵襲的な手法であり，特別な資格を必要とせず，
だれもが扱うことが可能であるため今後の応用に期待される． 
しかし，表面筋電図計測における問題点として，電極の貼付位置によって得られ
る信号が異なってくるという再現性の問題が指摘されている．筋線維には筋電信号
の伝播の始点となる神経支配帯が存在し，そこから筋線維の両端へ信号が伝播して
いくため，神経支配帯を挟んで電極を貼付した場合，両端へ流れる信号が互いに相
殺しあい，得られる信号が極端に小さくなったり，信号の周波数が他の貼付場所と
異なってしまったりする問題がある．そのため，計測を行う際は神経支配帯の位置
を避けて電極を貼付し，筋機能評価を行うことを求められるが，神経支配帯の位置
は皮膚表面から判断することは不可能である．神経支配帯の位置を把握する計測方
法としては，筋線維に沿って電極を複数貼付することによって信号の伝播を捉える
多チャンネル電極を用いた方法があるが，従来，神経支配帯の位置推定は表面筋電
図の波形の特徴から，研究者による目視により位置推定が行われており，研究者に
よって推定結果が異なるというだけではなく，計測，評価を行うには常に経験や知
識が豊富な研究者を必要とする．表面筋電図法は誰もが扱えることが最大の利点で
あり，客観的に神経支配帯の位置を推定する手法を確立することによって，表面筋
  
電図法の応用につながる． 
そこで本研究では，多チャンネル表面筋電図を用いた個人に適した筋機能評価手
法の確立を目的として，客観的に神経支配帯の位置を推定する手法の検討，および，
提案手法を用いることによって筋機能評価への応用として動的運動時における筋
疲労評価の検討，加齢における筋特性変化の検討を行った． 
 本論文は全６章からなっており，第１章では緒論として，本論文の背景，目的に
ついて述べており，本研究の必要性について論じた． 
 第２章では，筋収縮の原理，表面筋電図を用いた筋機能評価方法，問題点につい
て述べた． 
 第３章では，多チャンネル表面電極における客観的な神経支配帯の位置推定手法
の提案ならびに従来の目視による推定との比較，検討を行った．提案手法では，従
来の目視による推定を参考に，短い区間の波形を抽出し，信号の伝播特性を明らか
にすることによって，測定筋における神経支配帯の有無の推定，さらにその位置推
定を行った．また，実際に計測を行った信号を用いて従来の推定方法である研究者
による目視推定と比較したところ，高い一致率を示した．これより，この手法を用
いることによって，筋機能評価から除外するべき部位を客観的に推定することが可
能であることを示した． 
 第４章，第５章では，第３章で提案した神経支配帯位置推定手法を用い，神経支
配帯位置を把握しながらの筋機能評価について述べた．第４章では動的運動時にお
ける筋疲労特性の検討を第５章では，加齢に伴う筋機能の変化について検討を行っ
た． 
第４章では，電極と神経支配帯の相対的な位置関係にずれが生じ，筋機能評価を
困難としていた動的運動時において，提案した神経支配帯位置推定手法を用いるこ
とによって客観的に神経支配帯の位置を把握しながら筋機能評価をすることが可
能か検討を行った．上腕二頭筋を被験筋として筋疲労評価実験を行ったところ，疲
労に伴い活動に参加する筋線維タイプは速筋線維から遅筋線維へとシフトしてい
き，活動に参加する筋線維数は増加することが明らかとなった．また，肘関節角度
の増加に伴い活動に参加する筋線維数も増加し，速筋線維の活動が盛んになること
も示され，短縮性収縮時においては，活動に参加する筋線維数はほかの収縮形態よ
りも増加することが明らかとなった． 
これらのことから，提案手法で神経支配帯位置を把握しながら筋機能評価を行う
ことにより，筋の疲労度，肘関節角度，収縮形態による筋活動の違いといった筋の
状態を把握することが可能であるといえる． 
第５章では，従来，侵襲的な手法で解明していた加齢に伴う筋組成変化を，非侵
襲的な手法である表面筋電図において評価することが可能か検討を行った．内側広
筋を被験筋として異なる発揮筋力の筋発揮実験を行ったところ，加齢に伴って最大
  
発揮筋力が減少することが明らかとなった．また，加齢に伴う速筋線維の選択的萎
縮が起きたことにより，速筋線維が多く活動に参加する中・高負荷時において，高
齢者は遅筋線維の活動割合が若年者よりも増加し，筋線維伝導速度が加齢に伴って
減少することが明らかとなった． 
これらのことから，速筋線維の選択的萎縮が非侵襲的の手法である表面筋電図に
おいても明らかにすること可能であり，筋線維伝導速度を用いることにより筋の加
齢度を判断することが出来るといえる． 
 第６章では，本研究の結果をまとめ，得られた研究成果について述べ，また，今
後の課題・展望について述べた．本研究において提案した神経支配帯位置推定手法
を用いることによって，客観的に神経支配帯の位置を把握しながら筋機能評価が行
えた事から，表面筋電図を用いた筋機能評価システムが有用であると示された． 
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第1章  緒論 
 近年，日本の人口における 15 歳未満の割合は 12.2%の一方，65 歳以上の高齢者
の割合は 28.0%を占めており [1]，少子高齢社会となっている．また平均寿命も増加
しており，医療・介護に関わる費用が増加している．特に食生活や運動などの生活
習慣が病気の発症に影響を与える生活習慣関連疾病は医科診療医療費の約 3割を占
めており [2]，医療費を増加させる要因の一つとなっている．そこで，厚生労働省
は，健康維持・増加のための施策として 2013年，「健康づくりのための身体活動基
準 2013」を策定し [3]，運動を行うことを推奨している．また，20歳以上の男女に
おいて週 1回以上の運動習慣がある人割合は 50.8%であり [4]，老若男女問わず，個
人で運動や筋力トレーニング等を行う機会が増えている．しかし，自身の筋状態を
十分に把握しないままトレーニングを行うと，負荷量が十分ではないアンダーワー
クや，負荷を与えすぎるオーバーワークを引き起こす．特に，オーバーワークの状
態でトレーニングを行うことによって，捻挫や筋挫傷などの怪我につながり，高齢
者においては怪我から寝たきりになるリスクがある．そのため，トレーニングを行
う際には自身の筋状態を把握するシステムを構築することは非常に重要である． 
筋状態とは，筋の負担度や疲労度，加齢度などのトレーニングを行う際のメニュ
ーや時間の指標となるものを示し，筋負担度を測定する指標としては筋電図法や自
覚的運動強度が，筋疲労度は筋電図や血中乳酸値によって，加齢度は解剖によって
評価することが可能である．本研究は，筋状態を把握する方法として筋電図に着目
し研究を行う． 
筋収縮は脊髄にある運動ニューロンが神経軸索を通り，対象とする筋へ電気的な
信号を送ることにより起こるが，筋電図法は筋線維に伝わる電気信号を捉え，評価
する手法である [5], [6], [7]．筋電図法には大きく針筋電図と表面筋電図の 2つに分
けることができ，針筋電図は針電極を用いて筋線維に直接刺入することによって筋
電信号を計測する侵襲的な手法であり，扱うには医師免許が必要とされ，筋疾病の
診断などに使われる．一方，表面筋電図は筋上の皮膚表面に電極を貼付することに
よって筋電信号を計測する非侵襲的な手法であり，特別な資格を必要とせず，だれ
もが扱うことが可能な点において有用である． 
しかし，表面筋電図計測における問題点として，電極の貼付位置によって得られ
る信号が異なってくるという再現性の問題が指摘されている [8]．筋線維には筋電
信号の伝播の始点となる神経支配帯が存在し，そこから筋線維の両端へ信号が伝播
していく [9]．そのため，神経支配帯を挟んで電極を貼付した場合，両端へ流れる信
号が互いに相殺しあい，得られる信号が極端に小さくなったり，信号の周波数が他
の貼付場所と異なってしまったりする問題がある．そのため，計測を行う際は神経
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支配帯の位置を避けて電極を貼付し，筋機能評価を行うことを求められるが [10]，
神経支配帯の位置は皮膚表面から判断することは不可能である． 
神経支配帯の位置を把握する計測方法としては，筋線維に沿って電極を複数貼付
する多チャンネル表面電極を用いた計測がある [11], [12], [13], [14]． Saito K らは多
チャンネル電極を用いて神経支配帯位置の個人差について研究しており [14]，位置
分布は個人によって異なることを報告している．そのため計測を行う際は，個人ご
とに位置の特定をした上で，神経支配帯を避けて評価を行う必要がある．また，筋
長が変化する動的運動時においては，電極と皮膚下の神経支配帯の相対的な位置間
にずれが生じるため，常に位置を把握しながら評価することが重要である． 
従来，神経支配帯の位置推定は表面筋電図における研究者による目視の推定から
位置の推定が行われており，研究者によって推定結果が異なるというだけではなく，
計測，評価を行うには常に研究者の知識を必要としている．表面筋電図法は誰もが
扱えることが最大の利点であり，客観的に神経支配帯の位置を推定する手法を確立
することによって，表面筋電図法の応用につながる． 
そこで本研究では，多チャンネル表面筋電図を用いた個人に適した筋機能評価手
法の確立を目的として，客観的に神経支配帯の位置を推定する手法の検討，および，
提案手法を用いた筋機能評価への応用として動的運動時における筋疲労評価の検
討，加齢における筋特性変化の検討を行う． 
本論文は全６章で構成され，各章の要旨は以下の通りである． 
第１章では，緒論として研究背景，目的について述べており，個々人の筋状態を
把握するシステムを構築することの重要性，また，神経支配帯の位置を把握した上
で筋機能評価を行う本研究の意義について示す． 
 第２章では，理論として，筋収縮，表面筋電図を用いた筋機能評価について述べ
る．神経支配帯が評価指標に与える影響，また，神経支配帯の位置推定における先
行研究について述べ，先行研究の問題点について示す． 
 第３章では，多チャンネル表面電極における客観的な神経支配帯の位置推定手法
の提案について述べる．ここでは，従来の推定手法である研究者による目視推定，
先行研究における位置推定手法，本研究における提案手法 [15]の 3つの推定方法で
比較を行い，提案手法の有効性の検討を行う． 
 第４章では，第３章で述べた提案手法を用い，動的運動時における筋疲労評価の
検討を行う．表面筋電図における疲労評価の研究は筋長が変化しない静的運動時に
おける評価がほとんどであり [16], [17], [18]，動的運動時における評価が行われて
いない．これは，筋長の変化に伴い，神経支配帯と電極の相対的な位置関係にずれ
が生じるため，神経支配帯の位置を常に考慮する必要があり，計測，評価を困難に
している．そこで，客観的に神経支配帯の位置を推定する提案手法を用いることに
よって，常に位置を把握しながら筋機能評価を可能にし，関節角度，収縮形態，疲
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労による筋活動変化について検討を行う． 
第５章では，第４章と同様に，第３章で述べた提案手法を用い，加齢に伴う筋機
能変化について検討を行う．従来，加齢に伴う筋機能変化の研究は侵襲的な手法で
ある解剖学的な見解が主であり [19]，表面筋電図を用いた筋加齢度の評価は行われ
ていない．表面筋電図を用いて筋状態を把握するシステム構築のためには，筋の加
齢度を評価する指標を確立する必要がある．そこで，活動に参加する筋線維のタイ
プを反映する筋線維伝導速度を指標として用いることによって筋の加齢度評価へ
の可能性を検討する． 
 第６章では，結論として，本研究の結果をまとめ，得られた研究成果について
述べる．また，今後の課題・展望について述べる． 
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第2章  理論 
 本章では，筋収縮の原理および，表面筋電図法について記述する． 
2.1. 筋収縮 
 筋収縮は大脳皮質から送られた運動指令が脊髄に存在する運動ニューロンに伝
達され，電気信号が神経伝達物質として神経軸索を通り，筋線維に送られることに
よって発生する（図 2.1）．また，神経軸索は枝分かれして複数の筋線維に接合して
おり，1 つの運動ニューロンとそれが支配する複数の筋線維群を運動単位（MU: 
Motor Unit）と呼ぶ．上腕二頭筋において，運動単位数は約 700個前後存在する [20]
また，神経軸索と筋線維の接合部を神経筋接合部と呼び，神経筋接合部が狭い範囲
に集中している部位を神経支配帯（IZ: Innervation Zone）と呼ぶ．  
 
 
 
図 2.1 筋収縮の発生メカニズム  
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2.2. 筋線維とサイズの原理 
 筋線維には大きく遅筋線維(ST: Slow Twitch)と速筋線維(FT: Fast Twitch)の 2 種類
のタイプに分かれている [21]．遅筋線維は赤筋線維とも呼ばれ，発揮筋力は弱いが
高い持久力があり，筋線維上を伝播する速度が遅いことが特徴である一方， 速筋線
維は白筋線維とも呼ばれ，持久力は弱いが高い発揮筋力を発揮し，速度が速いこと
が特徴である．遅筋線維，速筋線維の各筋線維タイプの構成割合は筋部位によって
異なるだけではなく，個人によっても異なる． 
筋発揮を行う際は，発揮筋力に合わせて，筋線維数や筋線維タイプの割合を調整し
て筋発揮を行う．特に，徐々に発揮筋力を増加させていく運動を行う際，最初は運
動単位のサイズが小さな遅筋線維が多く活動に参加し，徐々に運動単位のサイズが
大きな速筋線維が活動に参加していく特性があり，これをサイズの原理と呼ぶ． 
 
 
表 2.1 筋線維の種類 
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2.3. 筋収縮形態 
 筋の収縮形態は大きく静的収縮（Static contraction）と動的収縮（Dynamic contraction）
に分かれる（図 2.2）．静的収縮は関節運動が伴わず筋長が変化しない筋収縮を示し，
等尺性収縮（ISO: Isometric contraction）と呼ばれる．一方，動的収縮は関節運動によ
って筋長が変化する筋収縮であり，筋長を短くしながら筋発揮を行う短縮性収縮
（CON: Concentric contraction）と，筋長を伸ばしながら筋発揮を行う伸張性収縮
（ECC: Eccentrin contaction）に分かれる．筋の収縮形態は主に，等尺性収縮，短縮性
収縮，伸張性収縮の 3種類に区別される． 
 
 
 
図 2.2 筋収縮形態 
  
7 
 
2.4. 表面筋電図 
 筋機能を客観的に評価する手法として筋電図（EMG: electromyogram）法がある．
筋電図法には，大きく 2 つの方法があり [7]，針電極を用いて筋に電極を刺入する
針筋電図法と筋上の皮膚に電極を貼り付け計測を行う表面筋電図（sEMG: surface 
EMG）法に分かれる．針筋電図は，筋の電位変化を直接的に捉えることが可能であ
るが，侵襲的な手法であり，医療資格を必要とする．一方，sEMG は非侵襲的な手
法であり，医療資格を有する必要はなく，誰もが計測を行うことが出来るという点
で非常に有用である．表面電極は主にステンレスや銀，塩化銀などの素材が用いら
れ [22]，1mm から 1cm 程度の円型や棒型の形状をしている． 
信号計測は一般的に一対の電極を使用し [8], [22], [23], [24], [25]，皮膚と電極の間
の電気抵抗を下げるためにアルコールで油分除去するほか，皮膚処理剤で角質を除
去した上で，数ミリから数センチ程度の電極間距離を設け貼付を行う．sEMG 信号
は，信号の始点となる神経支配帯から筋線維に沿って末端へ伝播していくため，一
対の電極を測定筋の筋線維に対して平行になるように配置し，双極差動導出するこ
とによって信号を得ることができる（図 2.3）．  
また，電極を貼付する際は注意が必要であり，信号の始点となる神経支配帯を挟
んで電極を貼付した場合，両端へ伝播していく信号が互いに相殺しあうため，得ら
れる信号が極端に低くなるという問題がある．Hermens HJ ら複数の研究グループが
共同となって作成した SENIAM（surface EMG for a non-invasive assessment of muscles）
プロジェクトでは sEMG計測における基準を設定しており [10]，安定した sEMG信
号を得るためには，できるだけ神経支配帯および筋の末端である腱を避けた位置で
計測を行うことが重要であると述べている． 
しかし，神経支配帯の位置は皮膚表面から判断することは不可能であり，貼付後
に信号の確認をし，神経支配帯を挟んでいた場合は再貼付し直す必要がある．また，
筋長が変化する動的運動時においては，皮膚下の神経支配帯と皮膚表面上の電極の
相対的な位置関係にずれが生じるため [26]，評価を行う際は，常に神経支配帯との
位置関係を把握する必要がある． 
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図 2.3 sEMG信号計測 
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2.5. 電極貼付位置による sEMG信号の違い 
1 つの被験筋に対して，電極の貼り付ける位置を変化させるだけでも，得られる
sEMG信号は異なる．De Luca C J は異なる電極貼付位置による得られる信号の違い
について研究しており [8]，「（a）筋腹より近位側部（神経支配帯付近）」，「（b）筋腹
部」，「（c）筋腹より横側部」，「（d）遠位側末端部」の 4 か所で計測される信号の違
いについて調べたところ，図 2.4の結果が得られたと報告している．「（b）筋腹部」
では振幅が大きく，パワースペクトラムも従来通りの値を示したが，神経支配帯付
近であった「（a）筋腹より近位側部」では得られるパワースペクトラムが異なった
と述べている．また，「（d）遠位末端部」では腱の影響を受け得られる振幅が極端に
低く，筋の中心線から外れた「（c）筋腹より横側部」では得られる振幅が小さいと
報告しており，筋機能評価を行う際の電極貼付位置は筋の中心線上の神経支配帯お
よび末端部を避けて貼付する事を推奨している． 
 
 
 
図 2.4 電極貼り付け位置による違い（文献 [8]を一部改変） 
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2.6. 多チャンネル表面筋電図 
 神経支配帯の位置を把握しながら sEMG計測を行う手法として，複数の電極を同
一筋線維上に貼付し信号の伝播を捉えることを可能にした多チャンネル表面筋電
図がある．図 2.5は多チャンネル電極で計測した信号を示しており，神経支配帯の
位置を矢印で示す．ここで，神経支配帯の位置は両端へ流れる信号が互いに相殺し
あい，振幅が極端に弱くなっている，もしくは隣り合うチャンネル同士の波形が反
転している箇所である．図より，神経支配帯を起点として sEMG信号が筋末端へ伝
播している様子が見てとれ，筋機能評価を行う際は神経支配帯付近のチャンネルを
除外して評価を行えばよい． 
 
 
 
図 2.5 多チャンネル電極を用いた sEMG信号 
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2.7. 神経支配帯の位置分布 
Saito K らは多チャンネル電極を用い，神経支配帯の位置分布について骨格筋によ
る違いや個人差による違いについて検討しており [14]，腕を曲げた状態で鉄棒にぶ
ら下がった際における上腕二頭筋の神経支配帯の位置分布，ならびに座位の状態で
膝関節角度 90 度における蹴り上げ運動を行った際における大腿筋の神経支配帯の
位置分布について，目視による推定手法で調べたところ，図 2.6および図 2.7のよ
うな分布を示したことを報告している．図からわかるように，神経支配帯の位置に
は個人差があり，筋によって分布の仕方が異なることを明らかにしている． 
  
 
図 2.6 上腕二頭筋における神経支配帯の位置分布（文献 [14]を一部改変） 
 
 
図 2.7 大腿筋における神経支配帯の位置分布（文献 [14]を一部改変）  
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2.8. 神経支配帯位置の推定方法 
従来，多チャンネル電極を用いて計測した sEMG信号の神経支配帯の位置推定は
研究者の目視によって推定が行われており [11], [12], [13], [14], [27]，常に研究者の
知識を必要としている．これは，推定者によって結果が異なるというだけではなく，
誰もが扱うことのできる sEMG計測において大きな阻害要素となっている．  
客観的な神経支配帯の位置推定方法の研究として，Beckらは，振幅の大きさから
位置を推定する方法，平均周波数から位置を推定する手法，隣り合うチャンネルと
の相互相関係数から位置を推定する方法の 3つの推定方法から位置を推定したこと
を報告している [28]．3 つの手法を比べたところ，相互相関法から位置を推定する
手法が最も従来の研究者による推定結果との一致率が高かったことを報告してい
る．ここでは，筋長が変化しない 6秒間の sEMG信号を用いており，筋長が変化し
ていく動的運動時における推定に適さないという問題がある．さらに，相互相関法
から位置を推定する方法では，相互相関係数が最も低いチャンネル間を神経支配帯
の位置と推定しており，神経支配帯が複数のチャンネルにまたがる場合や複数の位
置にあった場合には推定を困難にするという問題がある． 
また，Nishihara らは信号のピーク地点の抽出を行い，隣り合うチャンネルとのピ
ークの反転から位置を推定したことを報告している [29]．この手法では，信号の伝
播に着目しておらず，信号の極性のみから判断しており，計測した sEMG信号によ
っては判定が不可能な場合があるという問題がある． 
さらに，羽下らは相互相関法を用いて隣り合うチャンネル間の相関係数および遅
延時間から位置を推定したことを報告している [15]．この手法では，信号の伝播に
着目しているが，長い時間区間の波形から神経支配帯の位置を推定しており，計測
した sEMG信号によっては判定が不可能な場合があるという問題がある． 
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2.9. 筋機能評価 
 一般に，sEMG を用いた筋機能評価として用いられる指標について述べる． 
2.9.1. 振幅量 
 振幅量の増減によって活動に参加する運動単位数の動員数，発火頻度を評価する
ことが可能であり [7] [30]，図 2.8は最大発揮筋力（100%MVC）に対して 20，40，
60，80%の筋発揮を行った際の sEMG 信号を示している．低発揮筋力時は主に遅筋
線維が活動に参加しており，信号の振幅は低い．しかし，発揮筋力を増加させるに
つれ，速筋線維の筋活動に代わっていくため，信号の振幅が大きくなる特性がある．
平均振幅の特徴量として，振幅の二乗平均平方根（RMS: Root Mean Squre）や平均
整流値（ARV: Average Rectified Value）が用いられる．図 2.9に発揮筋力を変化させ
た際の RMSの一例を示す． 
 
 
図 2.8 発揮筋力と sEMG信号の振幅の関係性 
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図 2.9 発揮筋力と RMSの関係性 
 
  
15 
 
2.9.2. 筋線維伝導速度 
 神経支配帯から筋線維に沿って信号が両端へ流れていく速度を筋線維伝導速度
（MFCV: Muscle Fiber Conduction Velocity）と呼ぶ．MFCVは活動に参加する筋線維
のタイプを反映した指標となっており，遅筋線維の活動割合が増加している際は低
い値を示し，速筋線維の活動割合が増加している際は高い値を示す特徴がある．
sEMGにおける MFCV の算出は一般的に，多チャンネル電極を用いて測定した 2 つ
の信号から相互相関法が用いて算出される [16], [11], [31]．算出方法は，図 2.10 の
信号を例に説明すると，基準となる信号（i ch）の解析区間を，隣り合うチャンネル
（i + 1 ch）において，1ポイントずつ時間軸に対して前後に移動させながら相関係
数の算出を行っていく．この時の移動時間と相関係数の関係を図 2.11 に示してお
り，相関係数が最も高い地点を相互相関係数と定義し，また，この時の移動時間の
時間差を遅延時間とする．そして MFCVは電極間距離を遅延時間で割ることによっ
て導出することが可能になる． 
 
 
図 2.10 相互相関法の算出方法 
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図 2.11 相関係数と移動時間の関係 
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2.10. 神経支配帯との位置関係による指標の違い 
 多チャンネル電極を用いて筋機能評価を行う際，神経支配帯の位置との関係によ
って得られる評価指標の値に違いが生じるという問題がある [32] [33] [34]．Mesin L
らは神経支配帯からの電極の位置とMFCVの関係性について研究をしており [34]，
僧帽筋における最大発揮筋力時の 80%の筋発揮を行った際に計測した信号を用い，
6 名の被験者における神経支配帯を基準とした距離の違いにおける ARV，MFCV に
ついて検討したところ，図 2.12 および図 2.13のような結果が得られたことを報告
している．神経支配帯付近では，振幅が低い値を示し，筋線維伝導速度が高い値を
示すことが明らかとなった．また，腱末端付近においても，振幅が低い値を示し，
MFCVが高い値を示したことを報告している．  
 また，Li Wらは上腕二頭筋を被験筋とし，最大発揮筋力の 40%の筋発揮を維持し
た際の神経支配帯付近，腱末端付近，それ以外の地点における MFCVの違いについ
て検討しており [33]，神経支配帯から 10mm 以内の地点では 5～11 m/s，神経支配
帯から 20~45mm 離れた地点では 4.12～4.92 m/sと一定の値を示し，神経支配帯から
50mm 以上離れた腱末端付近では 5~11 m/sの値を示したことを報告している．これ
は，神経支配帯付近では，信号が近位側と遠位側の両方向へ伝播することから時間
的・空間的な波形の干渉によって MFCV が増減するが，神経支配帯から離れるに 
つれ一方向に伝播する信号となり干渉パターンに変化がなく，MFCVも一定の値を
示すことが要因である． 
 
 
図 2.12 神経支配帯からの距離と振幅の関係性（文献 [34]を一部改変） 
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図 2.13 神経支配帯からの距離と MFCVの関係性（文献 [34]を一部改変） 
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2.11. sEMGにおける筋疲労特性 
 sEMG における等尺性収縮時の筋疲労に関する研究は多く行われている [16], 
[17], [18], [35], [36] [37]．図は上腕二頭筋を被験筋とし，肘関節角度 90度において
最大発揮筋力の 50%の筋力で維持した際の RMS（図 2.14），MFCV（図 2.15）を示
す．等尺性収縮における疲労特性としては，疲労に伴い振幅は増加し，MFCV が減
少することが報告されている． 
しかし，筋長が変化する動的運動時においては，電極と神経支配帯の相対的な位
置がずれることが問題となり，ほとんど行われていない．Masuda Kらは，膝関節の
曲げ伸ばし運動における静的運動時と動的運動時の筋疲労の違いを研究している 
[38]．しかし，この報告における動的運動時の計測方法は，曲げ伸ばし運動を行うた
びに膝関節角度 90 度地点で静止状態を維持させ，この静止状態時における信号解
析を行っている．これは，筋長の変化に伴う sEMG信号を計測しておらず，等張性
収縮時の信号における筋活動特性は明らかにされていない．さらに，Arendt-Nielsen 
L らは，外側広筋の筋長の違いによって MFCV の値が異なることを報告している 
[17]．この報告は，異なる関節角度における等尺性収縮時の sEMG 信号を計測した
結果であり，連続した動作における筋長の変化に伴う MFCV値の違いも明らかにな
っていない． 
 
 
図 2.14 疲労に伴う RMSの変移 
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図 2.15 疲労に伴う MFCVの変移 
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2.12. 加齢に伴う筋組成変化 
加齢に伴い筋力が低下することは広く知られている．近藤は上腕二頭筋における
運動単位数について研究を行っており [20]，針電極と表面電極を用いたトリガー法
による運動単位数の推定を行ったところ，60歳未満の健常者の男女における運動単
位数は約 630 個であったが，60 代で約 450 個，70 代で約 380 個と加齢に伴い運動
単位数は減少したと報告している．また，佐藤らは大腿筋を対象とした加齢に伴う
筋横断面積と筋力の変化について研究を行っており [39]，超音波診断装置を用いて
筋横断面積を測定したところ，60代の男性は 20代，30代の男性と比べ膝関節伸筋
群横断面積が有意に低下したと報告している．同様に膝関節最大伸展力においても，
60 代の男性は 20 代より有意に低下し，単位横断面積当たりの筋力を比較したとこ
ろ，60 代の男性は 20 代の男性に比べ低い値を示したと述べている．さらに，加齢
に伴い筋線維組成の割合に変化が生じることも報告されている [19], [40], [41]．
Lexell J らは外側広筋における加齢に伴う遅筋，速筋線維量の変化について検討を
しており [19]，検死体を用いて解剖を行ったところ，図 2.16および図 2.17の結果
が得られたことを報告している．加齢に伴い遅筋線維の断面積の減少は認められな
かったが，加齢に伴い速筋線維が減少したことを解剖学によって明らかにした． 
これら加齢に伴う筋組成変化は組織学からのアプローチにおける結果がほとん
どであり，侵襲的な評価である．個人の筋状態を把握するシステムを確立するため
には非侵襲的な加齢度の評価方法を検討して行く必要がある． 
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図 2.16 加齢に伴う遅筋線維断面積の変化 
 
 
図 2.17 加齢に伴う速筋線維断面積の変化 
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第3章  神経支配帯位置推定アルゴリズムの検討 
sEMG を用いた神経支配帯位置推定は従来，研究者による目視による推定が行わ
れている．これは，研究者によって結果が異なり，筋機能評価においても影響を与
えるという問題点があるというだけではなく，常に研究者による評価が必要となり，
誰もが sEMG を使用することが出来るという利点の大きな阻害要素となっている．
そこで，客観的に神経支配帯位置を推定するアルゴリズムを検討した． 
 
3.1. 研究者による目視推定方法 
提案手法では，従来の研究者による目視推定方法を参考に考案する．sEMG 計測
の研究経験が 3年以上の研究者に神経支配帯位置の推定方法をヒアリングしたとこ
ろ，表 3.1のような手順で推定を行っていた．図 3.1にヒアリングの際に用いた多
チャンネル電極で計測した sEMG信号を示す 
研究者による目視推定ではまず，振幅がおおきな波形に着目する（手順 1）．これ
は伝播を調べ易くするために，信号全体から伝播を捉えるのではなく，図 3.1の太
い箇所で示すような振幅の大きな短い区間の波形に着目している．次にその波形に
着目し，伝播方向を判断する（手順 2）．これは，波形が筋の末端にいくにつれ，時
間軸に対してどちらの方向に移動しているかを判断している．図 3.2に図 3.1で着
目された振幅が大きな波形を拡大した信号を示す．それぞれのチャンネルにおいて
矢印で示す方向に波形が伝播している．そして，波形が反転している，もしくは振
幅が小さい地点を神経支配帯として推定する（手順 3）． 多チャンネル電極を用い
て計測を行った際，神経支配帯の位置は図 3.3に示すような 2つの信号パターンに
分かれる．一つは，チャンネルとチャンネルの間に神経支配帯が存在し，図 3.3（a）
のように隣り合うチャンネル同士の信号の極性が反転している場合である．もう一
つは，チャンネル上に神経支配帯が存在し図 3.3（b）のように信号の振幅が他のチ
ャンネルより低い場合である．それぞれ，神経支配帯の位置は図の矢印で示す個所
に存在すると推定される． 
 
表 3.1 研究者による目視推定方法 
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図 3.1 多チャンネル電極を用いて計測した sEMG信号 
 
 
 
図 3.2 波形の伝播方向の判断例 
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図 3.3 神経支配帯位置の推定 
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3.2. 提案手法 
提案手法では，sEMG 信号に含まれる波形の特徴を捉えるため，短い区間の波形
を抽出し，信号の伝播特性を明らかにすることによって，測定部位における神経支
配帯の有無の推定，さらにその位置推定を行った．本手法の全体のフローチャート
を図 3.4に示しており，多チャンネル表面電極の 1チャンネル目は最も近位側に位
置するチャンネルとし，順に「処理 A：解析波形抽出」，「処理 B：伝播状況の確認」
を行った後，「処理 C：神経支配帯の推定」を行っていく手法である．以下に各処理
について詳細を述べる． 
 
 
 
図 3.4 提案手法のフローチャート 
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3.2.1.  処理 A：解析波形の抽出 
 処理 Aに関して，研究者による目視推定では，始めに，振幅が大きく特徴的な波
形に着目をしていた．そこでここでは，短い区間の波形に切り分ける作業を行う．
提案手法では 0.4 秒の信号を対象に，i ch において，ゼロクロス（ZX）波形した．
ZX 波形とは，0mV を基準として信号がマイナスからプラスに，プラスからマイナ
スに切り替わる地点を ZX 点とし，これが 3 回連続した地点を ZX 波形と定義する
（図 3.5）．また，振幅が大きな波形を抽出するため，各波形の RMS を算出し，値
が高い波形を解析波形として抽出した． 
 
 
 
図 3.5 ゼロクロス（ZX）波形 
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3.2.1.1. 解析波形の抽出個数 
 伝播が認められる箇所における，実際に計測した信号の一例を図 3.6示しており，
i ch における ZX 波形を用いて i+1 ch との相互相関係数，最大・最小振幅比を算出
した際の ZX 波形の RMS と各指標の関係性を図 3.7 に示す．この信号においては
57個の ZX波形が抽出され，RMS上位 10番目の値が 0.07 mV，上位 20番目が 0.05 
mV，上位 30番目が 0.04mVであった．図 3.7より，RMSが低下するにつれ相互相
関係数，最大・最小振幅比も低い値を示すことから，RMSが低い ZX波形は筋電信
号以外信号成分の影響を受け，信号の伝播を捉えることが困難であると示唆された．
また，RMSが上位の値を示す ZX波形を比べた際に，各指標の値に違いがみられな
いことから，本提案手法では RMSが上位 10 番以内の ZX波形を解析波形として抽
出した． 
 
 
図 3.6 計測した信号の一例 
 
 
図 3.7 RMSと各指標の関係性  
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3.2.2.  処理 B：伝播状況の確認 
処理 Bに関して，研究者による目視推定では，波形の伝播を調べていた．そこで
ここでは，解析波形を用いて隣り合うチャンネルとの信号伝播の状況を相互相関係
数，遅延時間，最小・最大振幅比を用いて調べた．これは伝播が認められる場合，
波形の形，大きさが等しいと考えられるため，波形の形を表す指標として相互相関
係数，大きさを表す指標として最小・最大振幅比を用いた．まず i ch と i+1 ch との
波形の相似性を，相互相関係数を用いて調べた．相互相関係数は相互相関法を用い 
[16], [11], [31]，i ch の ZX波形に対して，i+1 chにおける相互相関係数および，その
際の遅延時間の算出を行った．なお，時間軸に対して負の方向に動かした場合，遅
延時間は負の値をとり，正の方向の場合は正の値をとる．また，最小・最大振幅比
の算出は，i chにおける解析波形と i+1 ch における相互相関係数の算出を行った地
点の波形との振幅の最大値及び最小値の比を算出した．この時，振幅比は値が小さ
い方の振幅値を大きい値の振幅値で割ることにより算出し，0 から 1 の範囲内とし
た．（図 3.8） 
 
 
 
図 3.8 信号伝播状況の確認 
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3.2.3.  処理 C：神経支配帯の存在有無の判定 
処理 Cでは，解析波形の相互相関係数，最大・最小振幅比から信号の伝播の有無
を調べ神経支配帯の位置推定を行う．sEMG 信号を計測した際，神経支配帯位置は
隣り合うチャンネル同士が反転している場合（図 3.9 (a)）と，得られる振幅が低い
チャンネルの場合（図 3.9 (b)）の 2種類に分けられる．そこで，それぞれの条件に
おいて位置推定を行った．まず，図 3.9 (a)のように，隣り合うチャンネル同士が反
転している場合においては，i ch と i+1 ch おいて波形が伝播しない．そこで，相互
相関係数，最大・最小振幅比の値から伝播が認められない場合，「i ch と i+1 ch 間に
神経支配帯が存在する」と推定される（推定 I）．また，推定 I に該当せず，図 3.9 
(b)のように，神経支配帯部分の信号の振幅が低くなっている場合においては，i ch
と i+1 ch間における伝播の方向と i+1 ch と i+2 ch 間における方向が反転しており，
「i ch と i+2 chの間に神経支配帯が存在する」と推定される（推定 II）．そこで，相
互相関係数，最大・最小振幅比に閾値を設けて伝播の有無を調べた． 
 
 
図 3.9 神経支配帯の推定 
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3.2.3.1. 相互相関係数，最大・最小振幅比の値の違い 
 相互相関係数，最大・最小振幅比から伝播を判断するために，計測した sEMG信
号を用いて複数の閾値条件で神経支配帯の位置推定を行い，もっともふさわしい閾
値を選定した． 図 3.10に各解析波形において算出した相互相関係数，最大・最小
振幅比の一例を示す．図 3.10(a)は相互相関係数が-0.98 と強い負の相関を示す解析
波形であり，波形の伝播が認められない．一方，図 3.10(b)は相互相関係数が 1.00 と
強い正の相関を示しており，最大・最小振幅比もともに高い解析波形であり，波形
の伝播がしているといえる．図 3.10(c)は相互相関係数が高い値を示すが最大・最小
振幅比が 0.61，0.53であった解析波形であり， 図 3.10(d)は相互相関係数が 0.61 と
中程度の相関を示し，最大・最小振幅比が高い値を示す解析波形である．図より，
相互相関係数，最大・最小振幅比が 0.6～0.8以上の解析波形を伝播が認められる波
形と推定することが妥当であるといえる． 
 
 
図 3.10 解析波形の相関係数（CC），最大・最小振幅比（Max，Min）の一例 
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3.2.3.2. 相互相関係数，最大・最小振幅比の閾値の検討 
 図 3.11に実際に計測した sEMG信号を示しており，研究者による目視推定では
矢印で示す 8-9 ch に神経支配帯が存在すると推定された．この信号を用い．相互
相関係数，最大・最小振幅比が 0.6以上，0.7以上，0.8以上の時に解析波形が伝播
していると判断した際の神経支配帯位置推定結果の違いについて検討を行ったと
ころ，表 3.2の結果が得られた． 
指標が 0.6以上であった波形を 伝播していると判断した場合，図 3.12で示す 8 
ch と 9chの実線で表した波形において相互相関係数，最大・最小振幅比が 0.6以上
であり，伝播すると判断され 8-9 chにおいて伝播が認められると推定された．そ
のため，推定 IIの方法である遅延時間の正負が反転する箇所である 8-10chに神経
支配帯が存在すると推定された．一方，指標が 0.7以上であった波形を伝播してい
ると判断した場合，8-9 ch に伝播する波形が存在せず推定 Iの方法が採択され，8-9 
ch に神経支配帯が存在すると推定された．さらに，指標が 0.8以上であった波形を
伝播していると判断した場合，7-8 ch，および 8-9 chに伝播する波形が存在せず推
定 Iの方法が採択され，7-9 ch に神経支配帯が存在すると推定された． 
 目視の推定結果とこれらの推定結果を比べてみたところ，0.8以上にした場合は
広い範囲において神経支配帯の位置が推定され，0.6以上にした場合は，伝播の判
断が不正確になる恐れがあったため，本提案手法においては相互相関係数，最
大・最小振幅比が 0.7以上の解析波形を伝播が認められる波形として推定を行っ
た． 
  
 
図 3.11 計測した sEMG 信号 
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表 3.2 神経支配帯位置 
 
 
 
 
 
図 3.12 8-9 chにおける信号の伝播 
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3.3. 提案手法の有効性検討実験 
提案手法の有効性を検討するために，sEMG信号に神経支配帯が存在するか否か
の推定を，従来の研究者による目視の推定，先行研究である羽下らの提案したア
ルゴリズムによる推定 [15]，本研究の提案手法における推定，の 3つの推定にお
ける比較実験を行った．また神経支配帯付近の信号が評価指標に与える影響を明
らかにするための筋機能評価を行った． 
 
3.3.1. 実験方法 
3.3.1.1. 被験者 
 被験者は日常的な運動を行っていない 20代の健常成人男子学生 10名を被験者
とした．被験者の平均年齢及び標準偏差は 21.9±1.0 歳，身長は 173.2±2.5 cm，体
重は 64.0±7.5 kgであった．なお実験を行う際，全ての被験者に実験の目的と方法
を十分に説明し，実験参加への同意を得た． 
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3.3.1.2. 実験手順 
 被験者には座位の状態になり，図 3.13で示すような円盤装置を用い，右肘を支
点とした腕の曲げ伸ばし運動を 1回行わせた．腕の曲げ伸ばしは肘関節角度 40〜
140度の範囲にかけて行い，運動速度は 10度/秒とした．始めに，肘関節角度 90
度における等尺性収縮時の最大発揮筋力（MVC）の計測を，引張型ロードセル
（TEAC 製，TU-BR-G）を用いて 2回測定し，値が高い方を 100 %MVCとして採
用した上で，実験は 40 %MVCの負荷で行わせた．また，腕置き部には，加速度セ
ンサ（analog devices 製，AE-ADXL202A）を取り付け，肘関節角度の記録を可能に
した． 
 
 
図 3.13 実験装置 
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3.3.1.3. 信号計測 
 被験筋は上腕二頭筋短頭部とし，電極はシリコンゴムシートに直径 1mm，長さ
10 mm の銀線を 5 mm間隔で 11本平行に配列した多チャンネル表面電極を用いた
（図 3.14）．電極は，肘関節角度 90 度における上腕二頭筋短頭部筋腹に電極の長
軸が筋線維に沿うように貼付し，設置電極は直径 8 mmの皿電極を右鎖骨付近に電
極ペーストを用いて貼付した．なお，電極を貼付する際は，皮膚抵抗を避けるた
めに皮膚処理剤，及び消毒用アルコールを用い，抵抗を減らした上で貼付した． 
sEMG信号は多チャンネル増幅器（日本光電製，MEG-6108）を用い，増幅率
1000倍，ローカット周波数 5 Hz，ハイカット周波数 1 kHzとして増幅を行い，
A/D変換器（ADInstruments 製，PL3516）を用いサンプリング周波数 10 kHzで A/D
変換を行い，計算機に記録した．その後，計算機に取り込んだ sEMG信号は，5 
Hz～1 kHzの帯域におけるデジタルフィルタ処理を行った． 
 
 
図 3.14 使用電極 
 
3.3.1.4. 信号解析 
 計測された sEMG 信号のうち，肘関節角度 50，90，130 度地点における屈曲動
作および伸展動作，各 0.4秒間の信号を解析区間とし，被験者一人当たり 6デー
タ，計 60データの sEMG信号を用いて，神経支配帯の位置推定を行った． 
 筋機能評価においては，40 msごとに振幅の RMS（二乗平均平方根）および MFCV
の算出を行った．またMFCVの算出は相互相関法を用い [16], [11], [31]，隣り合う
チャンネルとの相互相関係数並びに遅延時間の算出を行った． 
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3.3.1.5. 目視による推定 
 目視による神経支配帯の位置推定は、sEMG 測定の経験が 3 年以上の研究者 2 名
（推定者 I：18 年，推定者 II：3 年）を目視推定者として，推定者ごとに 60データ
における目視推定結果との一致を提案手法ならびに先行研究による手法と比較し
た．目視推定者には，解析区間の波形を提示し，神経支配帯の有無，および神経支
配帯の位置を目視による推定のみで行わせた． 
 
3.3.1.6. 先行研究による推定 
 羽下らは，3 チャンネル（電極間距離 10 mm）の sEMG 信号に神経支配帯が存在
するかどうかを判定するプログラムを開発した [15]．このプログラムでは，「存在
する（位置）・存在しない・判定不能（わからない）」の 3 つのパターンで判定を行
っており，フレーム長を 0.4 秒間とし，隣り合うチャンネルとの相互相関係数の算
出を行い，相互相関係数の最小値・最大値，およびその時間遅延を用いて，推定を
行うことを提案している．先行研究では遅延時間に閾値設定を設け，推定を行って
いるが，本研究では，電極間距離 5 mm の電極を使用したため，隣チャンネルへの
伝播に要する時間が半分となる．そこで，遅延時間を羽下らが設定した範囲の半分
の値を閾値とした．図 3.15に本研究で用いた，羽下らの提案手法による相互相関係
数ならびに遅延時間の閾値設定を示す．先行研究による手法では，i ch と i+1 chの
相互相関係数の最小値が-0.4 以下かつ遅延時間が-0.5 ms 以上 0.5ms 以下の場合，「i 
ch と i+1 ch の間に神経支配帯が存在する」と推定される．また，i ch と i+1 ch の相
互相関係数の最大値が 0.5 以上の場合，「神経支配帯は存在しない」と推定される．
さらに，どちらの条件も満たさない場合，i ch と i+2 ch における相互相関係数を算
出し，図 5の閾値設定に基づいて「i ch と i+2 ch の間に神経支配帯が存在する」も
しくは「判定不能（わからない）」と推定が行われる． 
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図 3.15 先行研究 [15]における推定方法（文献 [15]を一部改変）  
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3.3.2. 結果 
3.3.2.1. 発揮筋力および設定負荷 
 全被験者の平均最大発揮筋力の平均および標準偏差は 25.5±4.9kg であり，設定
した負荷は 9.6±2.2kgであった． 
 
3.3.2.2. 計測した信号 
解析に用いた信号の一例を図 3.16 に示しており，目視推定者が推定した神経支
配帯の位置を矢印で表す．本実験において解析に用いた信号は，神経支配帯を含
む信号（図 3.16(a), (b)），含まれない信号（図 3.16(c)），振幅の大きさが異なる信
号など様々な条件の信号を用いることにより，提案するアルゴリズムの有効性の
検討を可能にした． 
 
 
図 3.16 計測した sEMG 信号の一例 
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3.3.2.3. 神経支配帯存在有無推定における一致率 
計測された sEMG 信号に神経支配帯が存在するか否かの推定した際に，目視推
定者の推定結果を表 3.3に示す．どちらの推定者も「存在する」，「存在しない」
のどちらかの推定結果であり，「わからない」という結果は得られなかった．ま
た，60データ中 4データにおいて推定者によって推定結果が異なった．表 3.4は
提案手法および先行研究における推定結果を示しており，先行研究は 60データ中
19データにおいて「わからない」という推定をした． 
提案手法および先行研究の手法における目視推定者との存在有無における一致
率を表 3.5に示す．提案手法においてはどちらの推定者とも 95%以上の一致率を
示した一方で，先行研究における手法は 60 %以下と低い値を示した．  
 
表 3.3 目視推定者における推定結果（N=60） 
 
 
表 3.4 提案手法および先行研究における推定結果（N=60） 
 
 
表 3.5 目視推定者と提案手法，先行研究における手法の一致率（N=60） 
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3.3.2.4. 神経支配帯位置の特定における推定 
本研究の提案手法では，sEMG 信号に神経支配帯が存在した場合，神経支配帯位
置の推定を行うことを可能とした．そこで，目視推定者 I と提案手法でともに「存
在する」と推定した 44 データ，目視推定者 II と提案手法でともに「存在する」と
推定した 45 データにおいて，神経支配帯の位置の一致率を調べたところ表 3.6 の
結果が得られた．なお，位置推定の一致判断は，目視で推定された神経支配帯の位
置が，それぞれの手法で判定された神経支配帯位置に含まれていた場合において，
一致したと定義した．表より，神経支配帯の位置特定においても本研究の提案手法
は目視推定者 Iとは 97.7%，目視推定者 IIとは 93.3%と高い一致率を示した． 
 
 
表 3.6 神経支配帯位置推定における目視推定との一致率 
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3.3.2.5. 神経支配帯が筋機能評価に与える影響 
 図 3.17 に代表的な被験者における MFCV および RMS の全チャンネルの平均と
標準偏差を示しており，(a)は神経支配帯の位置を含めて評価を行った場合を，(b)は
提案手法で推定された神経支配帯位置を除外して評価を行った場合の結果を表す．
MFCVに関して，神経支配帯を含めて筋機能評価を行った場合はチャンネルによる
ばらつきが多く，標準偏差が高い値を示した．また，神経支配帯を除外して評価を
行った場合，肘関節角度の増加に伴い MFCV も増加する傾向がみられた．RMS に
関して，神経支配帯の除外の有無にかかわらず屈曲動作の方が伸展動作よりも高い
RMSを示し，肘関節角度の増加に伴い RMSが増加する傾向がみられた． 
 
 
図 3.17 肘関節角度，動作ごとの MFCVおよび RMS 
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3.3.3. 考察 
3.3.3.1. 研究者による目視推定結果の違い 
 研究者による目視推定を行った際，60データ中 6データにおいて目視推定者 Iと
目視推定者 IIで推定結果が異なった．推定結果が異なった際の信号の一例を図 3.18
に示しており，目視推定者 I は神経支配帯が「存在しない」と推定し，目視推定者
IIは図の矢印で示す 7ch に神経支配帯が「存在する」と推定した． 
目視推定者に推定した際の注目点をヒアリングしたところ，目視推定者 I は図の
丸で囲まれた波形に着目したところ，全てのチャンネルにおいて伝播が認められる
と判断し神経支配帯が「存在しない」と推定した．一方，目視推定者 IIは図の点線
丸で囲まれた波形において着目し，反転していたために神経支配帯が「存在する」
という推定をした． 
 このことから，研究者が目視推定によって神経支配帯の位置推定を行う際は，着
目する波形が異なる可能性が示唆され，位置推定結果に影響を及ぼすといえる． 
 
 
図 3.18 目視推定者によって推定結果が異なった信号の一例 
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3.3.3.2. 提案手法と先行研究手法の神経支配帯存在有無一致率の違い 
提案手法に比べて先行研究の推定結果の一致率が低い値を示した要因としては，
「判定不能（わからない）」と推定した結果が多かった事が要因として挙げられる．
先行研究では，60 データ中 19 データにおいて「判定不能（わからない）」と推定し
た．これは，0.4 秒と長い信号を用いて隣接するチャンネルとの相互相関関係を調べ
ているため，相互相関係数の最大値が低くなり，判定を不能にしていると示唆され
る． 
一方，本研究の提案手法では，振幅が大きな短い区間の信号を取り出し，隣チャ
ンネルとの比較を行ったため，チャンネル間での相似性を明らかにすることを可能
とし，目視推定者との一致率が高い値を示したと示唆される． 
 
3.3.3.3. 提案手法と目視推定の神経支配帯存在有無における違い 
提案手法の有効性を明らかにするため，目視推定者との存在有無の一致が見ら
れなかった信号について検討を行った．に目視推定者 Iが「存在しない」と推定
し，提案手法が「存在する」と推定した信号を示しており，提案手法においては
矢印の箇所に神経支配帯が存在すると推定された．目視推定者 Iにヒアリングを行
ったところ，図の丸で示す箇所に着目し，伝播が認められることから神経支配帯
が「存在しない」と推定を行っていた．一方提案手法では，振幅が大きな波形
（例：点線丸で囲まれた波形）の伝播を調べたところ，隣り合うチャンネルとの
波形の大きさ，形が異なった事から伝播が認められず矢印の地点（9-10ch）に神経
支配帯が「存在する」と推定された． 
また，目視推定者 IIが「存在する」と推定し，提案手法が「存在しない」と推
定した信号の一例を図 3.20に示す．目視推定者 IIにヒアリングを行ったところ，
丸で示す箇所に着目し，振幅が小さくなっている地点（7ch）を神経支配帯の位置
として「存在する」と推定を行っていた．一方，提案手法では，全てのチャンネ
ル間で伝播が認められ，伝播方向も変化しなかったことから「存在しない」と推
定した． 
これらの事から，目視推定者は信号の一部分のみに着目し神経支配帯の存在有
無を推定している一方で，提案手法では複数の解析波形を抽出し，伝播を調べて
いるため，信号全体から神経支配帯の存在有無を推定しているため異なる結果が
得られたといえる． 
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図 3.19 提案手法と目視推定者 Iとの推定結果が不一致の信号 
 
 
 
図 3.20 提案手法と目視推定者 IIとの推定結果が不一致の信号 
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3.3.3.4. 神経支配帯位置の特定における推定 
 目視推定者と提案手法において，神経支配帯の位置の一致が認められなかった信
号の一例を図 3.21に示しており，目視推定者の推定結果を矢印で，提案手法による
推定結果を楕円で表す．図より，提案手法においては 6-7ch および 8-9ch の 2 か所
において神経支配帯が存在すると推定したのに対し，目視推定においては，目視推
定者 Iは 6-7ch，目視推定者 IIは 8-9ch と，どちらか 1か所のみ神経支配帯が存在す
ると推定した．この時の各チャンネルにおけるMFCV，RMS，相互相関係数の平均
と標準偏差のグラフを図 3.22 に示す．図より，5 ch 以降において MFCV が高い値
を， RMSおよび相互相関係数が低い値を示した．神経支配帯付近では MFCVが高
い値を，RMSが低い値を示すことから [34]，神経支配帯は，提案手法で推定した 2
か所ともに神経支配帯が存在すると示唆される．このことから，研究者による目視
推定では見落とされている可能性のある神経支配帯の位置推定を，提案手法では抽
出した波形の伝播を，相互相関係数，最大・最小振幅比を用いて調べることにより，
明らかにすることが可能であり，本研究の提案手法を用いることによって客観的な
神経支配帯の位置推定が行える． 
また，神経支配帯を挟んで計測した場合においても，筋機能評価を行うのに十
分な信号を得るのに必要なチャンネル数について検討する．本提案手法では神経
支配帯の位置推定を行う際，「i ch と i+1 ch の間」もしくは「i ch と i+2 ch の間」
の 2通りのパターンで推定を行う．そのため，4チャンネル（電極間距離 5mm）
以上の計測を行える電極を用 いることで，神経支配帯を考慮した筋機能評価が
十分に行えると示唆される． 
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図 3.21 提案手法と目視推定において推定位置が不一致の信号 
 
 
図 3.22 各チャンネルにおける MFCV，RMS，相互相関係数 
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3.3.3.5. 神経支配帯が筋機能評価に及ぼす影響 
 本研究において，神経支配帯の信号を除外しないで筋機能評価を行った際に関節
角度の増加に伴う MFCVの増加傾向がみられなかったが，提案手法で推定された神
経支配帯の信号を除外することによって，関節角度の増加に伴い MFCVも増加する
傾向がみられた．また，RMSに関しては神経支配帯の信号の除外の有無に関わらず，
関節角度の増加に伴うRMSの増加傾向がみられた．関節角度の増加に伴いMFCV，
RMS が増加することはすでに報告されており [42] [15]，水戸らは上腕二頭筋を被
験筋として腕の曲げ伸ばし運動をした際の MFCV および RMS の計測を行い，肘関
節角度が増加するにつれ MFCV および RMS が有意に増加したことを報告している 
[43]．このことから，神経支配帯付近の信号を除外せずに筋機能評価を行うと正確
な筋機能特性を明らかにすることが困難であるといえ，提案手法を用い神経支配帯
の位置を推定した上で筋機能評価を行うことが重要であるといえる． 
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3.4. 第３章におけるまとめ 
従来，神経支配帯 の位置推定は研究者による目視推定が行われており，研究者
によって結果が異なり，筋機能評価においても影響を与えるという問題点があると
いうだけではなく，常に研究者による評価が必要となり，誰もが sEMGを使用する
ことが出来るという利点の大きな阻害要素となっている．そこで本章では，多チャ
ンネル表面筋電図を用いて神経支配帯の有無の推定，さらにその位置推定を行うこ
とを目的とし，新たな位置推定アルゴリズムの開発を行った． 
提案手法では，従来の推定方法である目視による推定を参考に手法の開発を行い，
先行研究による手法，目視による推定との比較実験を行い，提案手法の有効性の検
討を行った． 
提案手法による推定手法は，まず，sEMG 信号に含まれる波形の特徴を捉えるた
め，短い区間の波形に区切り，振幅が大きな波形の抽出を行った．その後，各波形
の伝播特性を明らかにするために，隣り合うチャンネルとの相互相関係数，遅延時
間，最大・最小振幅比の算出を行った．この伝播特性から，神経支配帯付近の sEMG
信号の特徴である「信号が反転しているチャンネル間」，「他のチャンネルに比べ振
幅が低いチャンネル」を推定することを可能にし，神経支配帯の位置推定を行った． 
提案手法の有効性を検討するために，2 名の研究者による目視推定、先行研究と
の手法，提案手法の 3つにおいて，筋長が変化し，電極と神経支配帯の相対的な位
置関係にずれが生じる動的運動時に計測した sEMG信号を用い比較を行った．結果
として，神経支配帯の存在有無における目視推定者との一致率は，提案手法におい
ては 90%以上と高い値を示したのに対し，先行研究手法は 70%以下であった．また，
提案手法と目視推定における神経支配帯の位置推定における一致率を調べたとこ
ろ，目視推定者 I とは 97.7%，目視推定者 II とは 93.3%と高い一致率を示した．さ
らに，提案手法では，研究者による目視推定の際に見落とされていた恐れのある神
経支配帯の位置推定においても，複数の短い区間の波形を抽出し伝播を調べること
により，信号全体から波形の伝播を判断し，位置の推定を行えると示唆された． 
このことから，本提案手法を用いることによって，従来，研究者による目視の推
定が必要であった神経支配帯の位置推定を客観的に誰もが行えることを可能にし
た．  
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第4章  動的運動時における筋疲労評価の検討 
前章にて提案した神経支配帯の位置推定アルゴリズムを用いることで客観的な
神経支配帯の位置推定が行えることが示された．この手法を用いることで，筋長の
変化する等張性収縮においても神経支配帯を避けながら筋機能評価が行うことが
可能になる．そこで本章では，多チャンネル電極を使用し，神経支配帯の位置を考
慮した上で動的運動時における筋機能評価を行う．特に，疲労前後，関節角度，収
縮形態による活動に参加する筋線維の量，筋線維タイプの違いを検討するため，評
価指標として RMSおよびMFCVを用いる． 
 
4.1. 実験方法 
4.1.1. 被験者 
被験者は日常的な運動を行っていない 20代の健常成人男子学生 10名を被験者と
した．平均年齢及び標準偏差は 21.9±1.0 歳，身長は 173.2±2.5 cm，体重は 64.0±
7.5 kg であった．なお実験を行う際，全ての被験者に実験の目的と方法を十分に説
明し，実験参加への同意を得た． 
 
4.1.2. 実験手順 
実験は右腕の上腕二頭筋を測定筋肉とし，図 4.1のような円盤型の実験装置を用
いて行った．被験者は円盤に対して平行に座り，右腕を肘支持台にのせ，手首を固
定した状態で右腕の曲げ伸ばし運動を行った．なお，肘支持台の裏に角度センサ
（AE-ADXL202A，analog devices 製）を取り付け，肘関節角度の記録を可能にした．
また，肘関節角度は前腕の完全伸展位を 0度，前腕の屈曲動作を短縮性収縮（CON），
伸展動作を伸張性収縮（ECC）と定義した． 
はじめに，肘関節角度 90 度における等尺性収縮時の最大発揮筋力の測定を 2 回
行わせ，値が高いほうを最大発揮筋力（100%MVC）と定義した．その後，等尺性収
縮を異なる肘関節角度で 3条件，等張性収縮を異なる運動速度で 2条件，計 5条件
を，疲労困憊に達するまで行わせた．等尺性収縮は，肘関節角度 50，90，130 度の
3 条件においてそれぞれ一定に保ち，等張性収縮は肘関節角度 40～140 度の範囲に
かけて 10 度/秒，20 度/秒の 2 条件の速さで繰り返し腕の曲げ伸ばしを行った．等
張性収縮時における運動速度は肘への負担を考慮し，スロートレーニングで用いら
れる運動速度を参考に設定した [44]．また，Th.ヘティンガーは最大発揮筋力の 40%
以上の筋発揮でトレーニングを行った際に筋力増加が認められると報告しており 
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[45]，これを参考に，負荷強度は最大発揮筋力の 40%とした．なお，各試行の実施
順序はランダムとし，各試行間は疲労回復を考慮し 2日以上間隔をあけた． 
 
 
図 4.1 実験概要図 
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4.1.3. 信号計測 
電極は直径 1 mm，長さ 10 mm の銀線をシリコンゴムシートに 5 mm間隔で 16 本
平行に配列したアレイ電極を用い（図 4.2），貼付の前に，皮膚と電極の間の電気抵
抗を減少させるために，上腕二頭筋および鎖骨の皮膚表面をアルコールおよび皮膚
前処理剤にて処理を行った．電極はその長軸が右上腕二頭筋短頭部の筋線維方向に
沿うように，かつチャンネル 1 が近位側になるように，肘関節角度 90 度時の筋腹
に貼付した．接地電極は直径 8 mm の皿電極を，電極ペーストを用いて右鎖骨付近
に貼付した． 
隣接する電極間で導出された sEMG 信号は，多チャンネル増幅器（AB-610J，日
本光電製）を用いて増幅した．増幅器の設定は増幅率 1000 倍，ローカット周波数 5 
Hz，ハイカット周波数 1000 Hzとした．また，今回使用した電極面積は小さく，交
流雑音の影響を受ける恐れがあったために，前川らの報告を参考に [46]，ハム除去
フィルタを用い 50 Hz の周波数成分を取り除いた．増幅された信号は A/D 変換器
（PowerLab 16/35, ADInstrument 製）を用いて分解能 16 bit，サンプリング周波数 10 
kHzで A/D変換し PCに取り込んだ．その後，PCに取り込まれた信号は，周波数帯
域 5 Hzから 1 kHz範囲でデジタルフィルタ処理を行った． 
角度センサは直流増幅器（AD-610J，日本光電製）を用いて，増幅率 2 倍，ハイカ
ット周波数 30 Hzで増幅し，PCに取り込んだ． 
 
 
 
図 4.2 使用電極 
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4.1.4. 信号解析 
 等張性収縮においては，計測された信号のうち，肘関節角度 50，90，130度にお
ける短縮性収縮（CON），伸張性収縮（ECC）を解析対象とし，運動速度 10度/秒に
おいては各肘関節角度における前後 0.2秒間，20度/秒においては前後 0.1秒間のデ
ータを解析区間とした．等尺性収縮においては，持続時間を 10区間に分け，区切り
の前後 0.2 秒間のデータを解析区間とした．各データは，50 ms を 1 区切りとし，
0.4 秒間のデータは 8区間，0.2秒間のデータは 4区間にわけ，振幅量および筋線維
伝導速度（MFCV）を区切りごとに算出した． 
振幅量として RMS（二乗平均平方根）を， MFCVの算出には相互相関法を用い [16], 
[11], [31]，隣り合うチャンネルとの相互相関係数並びに遅延時間の算出を行った． 
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4.2. 結果 
4.2.1. 被験者の発揮筋力 
 全被験者の平均最大発揮筋力の平均および標準偏差は 25.5±4.9kg であり，設定
した負荷は 9.6±2.2kgであった． 
 
4.2.2. 被験者の筋収縮持続時間 
 全被験者の筋収縮における持続時間を図 4.3 に示す．等尺性収縮時において，全
ての被験者において肘関節角度 50 度における持続時間が他の肘関節角度よりも持
続時間が短くなることが明らかとなった．これは，また，等張性収縮時においては，
運動速度 10 度/秒の遅いペースの方が，持続時間が延びる傾向がみられた． 
 
 
 
図 4.3 各被験者における筋収縮持続時間 
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4.2.3. 神経支配帯付近の信号が筋機能評価に及ぼす影響 
 図 4.4 は被験者 A における各肘関節角度において計測された信号の一例であり，
第３章における提案手法を用いて推定された神経支配帯の位置を楕円で示す．神経
支配帯は肘関節角度の増加に伴い，近位側へ推移することがすでに知られているが 
[17]，本実験においても同様な結果を示した． 
被験者 Aの肘関節角度 50度における神経支配帯位置を基準としたMFCVおよび
RMSのチャンネルによる時間推移の違いを図 4.5，図 4.6 に示しており，全てのチ
ャンネルにおける疲労前（0 %time）と疲労後（100 %time）の MFCV および RMSの
結果を図 4.7，図 4.8に示す．MFCVに関しては，神経支配帯位置（11-12ch）では
時間推移に伴う値の変動が激しく，神経支配帯から 5mm（10-11ch）離れると変動は
穏やかになっていき，さらに神経支配帯から 20mm（7-8ch），30mm（5-6ch）離れる
とチャンネルによる値の差が現れず，時間推移に伴ってMFCVが低下する傾向がみ
られた．RMSに関しては，神経支配帯から 20mm（7ch），30mm（5ch）離れた位置
では時間推移に伴って RMS が増加する傾向がみられ，チャンネルによる値の差が
現れなかったが，神経支配帯から 5mm（10ch）および神経支配帯の位置では時間推
移に伴う RMS の増加傾向がみられたが，値がそれ以外のチャンネルと比べ小さい
値を示した． 
神経支配帯付近では指標の値がそれ以外と異なる結果を示すことは，先行研究で
も報告されており [32] [33] [34]，sEMG計測の指針として [10]，神経支配帯付近で
は正確な筋機能評価が行えないため，避けて評価を行う必要がある．そこで本実験
では，提案手法で推定した神経支配帯位置を筋機能評価から除外した．さらに，ノ
イズ等の影響を避けるために相互相関係数 0.9 以上かつ MFCV が 10 m/s 以下であ
ったMFCVおよびその時の RMSの値を用いて，筋機能評価を行った． 
また，被験者ごとのばらつきを減らすため，各被験者において，肘関節角度 90度
における等尺性収縮時の疲労前（0 %time）を 1とした時の相対値をそれぞれ算出す
ることにより正規化を行った．解析においては，疲労前後で統計的に有意な差が見
られるか調べるために，IBM SPSS Statistics 23 を用い，疲労前後，肘関節角度，収
縮形態を要因とした 3元配置の反復測定分散分析を行った（有意水準 5 %）． 
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図 4.4 各肘関節角度における計測された信号と推定された神経支配帯位置 
 
 
図 4.5 チャンネルによる MFCV時間推移の違い 
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図 4.6 チャンネルによる RMS時間推移の違い 
 
 
 
図 4.7 チャンネル間ごとの MFCV変化 
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図 4.8 チャンネルごとの RMS変化 
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4.2.4. MFCV 
 図 4.9 に代表的な被験者である被験者 A における，肘関節角度ごとの MFCV 相
対値の推移を示す（基準：肘関節角度 90度における等尺性収縮時の 0 %time 時）．
ここで，等尺性収縮を ISO，短縮性収縮を CON10（運動速度 10度/秒），CON20（運
動速度 20度/秒），伸張性収縮を ECC10（運動速度 10度/秒），ECC20（運動速度 20 
度/秒）と示す．全ての肘関節角度，収縮形態において疲労に伴い MFCV 相対値は
減少する傾向が示された． 
また，全ての被験者における肘関節角度ごとの疲労前（0 %time）と疲労後
（100 %time）の MFCV相対値の平均値を図 4.10に示しており，エラーバーは標準
偏差を示す．疲労前後，肘関節角度，収縮形態を要因とした 3元配置の分散分析を
行ったところ（有意水準 5 %），疲労前後（p < 0.001），肘関節角度（p < 0.01）にお
いて有意な差が認められ，収縮形態および交互作用に有意な差は認められなかった．
有意な差が認められた肘関節角度の違いに関して，下位検定であるボンフェローニ
の多重比較を行ったところ（有意水準 5%），50 度と 130 度（p < 0.05），90 度と 130 
度（p < 0.05）において有意な差が認められ，50 度と 90 度においては有意な差が認
められなかった． 
 
 
図 4.9 被験者 Aにおける MFCV相対値の時間推移 
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図 4.10 疲労前後における MFCV相対値の平均  
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4.2.5. RMS 
図 4.11 に代表的な被験者である被験者 A における，肘関節角度ごとの時間推移
を示す．全ての肘関節角度において，短縮性収縮（CON10，CON20）は他の収縮形
態に比べ高い RMS 相対値を示した．また，全ての肘関節角度，収縮形態において
疲労に伴い RMSは増加する傾向が示された． 
また，全ての被験者における肘関節角度ごとの疲労前（0 %time）と疲労後
（100 %time）の RMS相対値の平均値を図 4.12示しており，エラーバーは標準偏
差を示す．疲労前後，肘関節角度，収縮形態を要因とした 3元配置の分散分析を
行ったところ（有意水準 5 %），疲労前後（p < 0.01），肘関節角度（p < 0.001），収
縮形態（p < 0.001）において有意な差が認められた．さらに，肘関節角度と収縮形
態（p < 0.001）の交互作用においても有意な差が認められたため，下位検定である
単純主効果の検定ならびにボンフェローニの多重比較を行った（有意水準 5%）． 
肘関節角度と収縮形態の関係に関しては，全ての肘関節角度において，短縮性収
縮（CON10, CON20）は他の収縮形態よりも高い値を示した（図 4.13）．  
各肘関節角度における収縮形態の単純主効果の検定では，50度（p < 0.05），90 度
（p < 0.05），130 度（p < 0.05）において有意な差が認められた．またボンフェロー
ニの多重比較では，肘関節角度 50 度において，短縮性収縮（CON10，CON20）と
伸張性収縮（ECC10，ECC20），等尺性収縮（ISO）と ECC10 で，肘関節角度 90 度
において，短縮性収縮（CON10，CON20）と伸張性収縮（ECC10，ECC20），CON20
と等尺性収縮（ISO），等尺性収縮（ISO）と ECC10で，肘関節角度 130度において，
短縮性収縮（CON10，CON20）と伸張性収縮（ECC10，ECC20），短縮性収縮（CON10，
CON20）と等尺性収縮（ISO）において有意な差が認められた（p < 0.05）． 
各収縮形態における肘関節角度の単純主効果の検定では，短縮性収縮である
CON10（p < 0.05）と CON20（p < 0.05）において有意な差が認められたが，等尺性
収縮（ISO）および伸張性収縮（ECC10，ECC20）において有意な差が認められなか
った．ボンフェローニの多重比較では，短縮性収縮であるCON10とCON20ともに，
肘関節角度 50度と 130度，90度と 130度において有意な差が認められた（p < 0.05）． 
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図 4.11 被験者 Aにおける RMS相対値の時間推移 
 
 
 
図 4.12 疲労前後における RMS相対値の平均 
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図 4.13 RMS相対値における肘関節角度と収縮形態の関係 
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4.3. 考察 
4.3.1. 疲労に伴う変化 
sEMG を用いた等尺性収縮時における筋疲労特性として，疲労に伴い MFCV は
減少し [47]，RMSは増加することが報告されている [48], [49]．本実験では，全て
の収縮形態，肘関節角度において疲労に伴い MFCV は有意に低下し，RMS は有意
に増加したことから，疲労に伴い活動に参加する筋線維のタイプは速筋線維の活動
から遅筋線維の活動へとシフトし，活動する筋線維数が増加することが明らかとな
った． 
疲労に伴い MFCV が減少する要因としては，2 つ挙げられ，1 つは，疲労に伴い
生成される乳酸などの代謝産物が筋の細胞外 pH を変化させることにより，筋線維
を流れるMFCVが減少することが考えられる．もう 1つとしては，活動する筋線維
のタイプの違いによりMFCVが減少することが挙げられる [50]． 
疲労に伴い RMS が増加する要因としては，運動初期に動員されていた運動単位
の活動が疲労に伴って衰退，停止し，発揮筋力を維持するために新たな運動単位が
動員され，運動単位の数および発火頻度が増加したことが考えられる．  
また，Masuda Kらは，等尺性収縮時と動的運動時における膝伸展運動の筋疲労特
性の違いを報告しており [38]，等尺性収縮時は疲労に伴い MFCVは減少するが，動
的運動時は変化しないことを明らかにした．しかし，この研究における動的運動時
の運動動作は，膝関節の曲げ伸ばし運動を１回行うごとに静止状態を保たせた際の
sEMGを記録しており，筋発揮中に計測された sEMG信号とは異なる．本実験にお
いて，３元配置の分散分析を行ったところ，肘関節角度，収縮形態に関わらず，疲
労に伴い MFCV は有意に低下することが明らかとなり，Masuda K とは異なる結果
となったが，この計測方法の違いが要因として挙げられる． 
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4.3.2. 肘関節角度による違い 
 収縮形態，疲労前後に関わらず，関節角度の増加に伴い MFCVが有意に増加した
一方，RMSは短縮性収縮においてのみ疲労前後に関わらず肘関節角度の増加に伴い
有意に増加した．このことから，全ての収縮形態において，活動に参加する筋線維
のタイプは肘関節角度の増加に伴って遅筋線維から速筋線維へシフトし，さらに短
縮性収縮は肘関節角度の増加に伴って活動に参加する筋線維数が増加することが
明らかとなった． 
 肘関節角度の増加にMFCVが増加した要因としては，筋線維の径が変化したこと
が挙げられる [43] [42]．筋線維の径が大きくなるにつれ MFCV も増加することか
ら，肘関節角度の増加に伴い，筋線維の径は拡大し，MFCVが増加したと示唆され
る． 
 
4.3.3. 収縮形態による違い 
活動に参加する筋線維のタイプを反映する指標である MFCV においては収縮形
態による違いが認められなかった一方で，活動に参加する筋線維数を反映する RMS
においては，短縮性収縮（CON10，CON20）は伸張性収縮（ECC10，ECC20）より
も有意に高い値を示すことが明らかとなった．この要因としては，主動作筋の違い
が影響を与えたと考えられる．屈曲動作である短縮性収縮においては，上腕二頭筋
が主動作筋であるが，伸展動作である伸張性収縮においては上腕三頭筋が主動作筋
である [51]．これより伸張性収縮時は，本実験において被験筋とした上腕二頭筋よ
りも上腕三頭筋の運動単位を多く動員させ筋発揮を行っている事が示唆された． 
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4.4. 第４章におけるまとめ 
本章では，第３章で提案した神経支配帯の位置推定手法を用いることによって，
従来，電極位置と神経支配帯位置の相対的な位置関係にずれが生じるため，筋機能
評価が困難であった動的運動時における筋機能評価を行った． 
実験では上腕二頭筋を被験筋とした筋疲労評価実験を行い，疲労前後，肘関節角
度，収縮形態による違いを活動に参加する筋線維タイプを反映するMFCV，活動に
参加する筋線維数を反映する RMSを用いて検討を行った． 
結果として，疲労前後，肘関節角度，収縮形態による違いは以下の事が明らかと
なった． 
 
 疲労前後：肘関節角度，収縮形態に関わらず，疲労に伴い活動に参加する筋線
維タイプは速筋線維から遅筋線維へとシフトしていき，活動に参加する筋線維
数は増加することが明らかとなった． 
 肘関節角度：疲労前後，収縮形態に関わらず，肘関節角度の増加に伴い活動に
参加する筋線維タイプは遅筋線維から速筋線維へとシフトしていき，短縮性収
縮においてのみ，活動に参加する筋線維数は増加することが明らかとなった． 
 収縮形態：活動に参加する筋線維タイプは収縮形態による違いが認められない
が，短縮性収縮は伸張性収縮に比べ活動に参加する筋線維数が増加することが
明らかとなった． 
 
以上のことから，提案手法で神経支配帯位置を把握しながら筋機能評価を行うこ
とにより，筋の疲労度，肘関節角度，収縮形態による筋活動の違いといった筋の状
態を把握することが可能であるといえる． 
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第5章  加齢における筋機能の変化に関する検討 
 加齢に伴う筋組成の変化は様々報告されているが [19], [39] , [40], [41]，侵襲的な
評価手法である解剖学的な知見がほとんどであり，非侵襲的かつ運動動作中におけ
る筋機能の変化に関する研究はほとんど行われていない．そこで本章では，神経支
配帯位置を考慮しながら，加齢に伴う筋機能変化について検討するための実験を行
った． 
 
5.1. 実験方法 
5.1.1. 被験者 
20 代から 70 代の健常成人男性 43 名を被験者とした．年代ごとの被験者数およ
び，年齢・身長・体重の平均と標準偏差を表 5.1に示す．なお実験を行う際，全て
の被験者に実験の目的と方法を十分に説明し，実験参加への同意を得た． 
 
表 5.1 被験者の年齢，身長，体重 
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5.1.2. 実験手順 
実験は利き足の内側広筋を測定筋肉とし，図 5.1のような実験装置を用いた．被
験者は膝関節角度 90 度になるように座位の状態で上肢および足首を固定し，ディ
スプレイに表示された発揮筋力を見ながら蹴り上げ運動を行った．はじめに，膝関
節角度 90 度における等尺性収縮時の最大発揮筋力の測定を 2 回行わせ，値が高い
ほうを最大発揮筋力（100%MVC）と定義した．その後，20%MVC，40%MVC，60%MVC
の 3条件の筋発揮における等尺性収縮をそれぞれ 6秒間維持させた． 
 
 
図 5.1 実験装置 
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5.1.3. 信号計測 
電極は直径 2mm，高さ 2mm の円柱状電極を電極間距離 5mm で 5 本平行に配列
したアレイ電極を用い（図 5.2），貼付の前に，皮膚と電極の間の電気抵抗を減少さ
せるために，上腕二頭筋および膝蓋骨の皮膚表面をアルコールにて処理を行った．
内側広筋は羽状筋であり，筋線維方向が筋に対して斜めに配置されている．そこで，
電極はその長軸が内側広筋の筋線維方向に沿うように約 45 度斜めに，かつ 1ch が
近位側になるように貼付した（図 5.3）．接地電極はディスポーサブル電極を利き足
膝蓋骨付近に貼付した． 
隣接する電極間で導出された sEMG 信号は，多チャンネル増幅器（AB-610J，日
本光電製）を用いて増幅した．増幅器の設定は増幅率 1000 倍，ローカット周波数 5 
Hz，ハイカット周波数 1000 Hzとした．また，今回使用した電極面積は小さく，交
流雑音の影響を受ける恐れがあったために，前川らの報告を参考に [46]，ハム除去
フィルタを用い 50 Hz の周波数成分を取り除いた．増幅された信号は A/D 変換器
（PowerLab 16/35, ADInstrument 製）を用いて分解能 16 bit，サンプリング周波数 10 
kHzで A/D変換し PCに取り込んだ． 
 
 
図 5.2 使用電極 
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図 5.3 電極貼り付け位置 
 
5.1.4. 信号解析 
 計測された sEMG 信号のうち，20%MVC，40%MVC，60%MVC においては，発
揮筋力の安定している 4 秒間の信号を解析に用い，100%MVC においては，発揮筋
力の安定している 2 秒間の信号を解析に用いた．評価指標としては，50 ms を 1 区
切りとし，RMSならびに，筋線維伝導速度（MFCV）を区切りごとに算出した．な
お，神経支配帯付近を筋機能評価から除外するため，3章で述べた提案手法を用い，
神経支配帯付近を解析から除外した． 
 
5.1.5. 統計解析 
 加齢と発揮筋力，RMS，MFCV の関係性をそれぞれ明らかにするために，Excel 
2016，データ分析ツールを用い回帰分析を行った（有意水準 5%）．なお，回帰分析
は発揮筋力においては最大発揮筋力を，RMS および MFCV においては，発揮筋力
ごとに回帰分析を行った． 
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5.2. 結果 
5.2.1. 最大発揮筋力 
 図 5.4に年齢と最大発揮筋力の関係性を示す．年齢と最大発揮筋力における回帰
分析を行ったところ（有意水準 5%），相関係数は r = -0.52 で負の相関関係があり，
回帰式はy = −0.4558x + 67.08）と予測できることが有意（p < 0.001）に確認された． 
 
 
図 5.4 年齢と最大発揮筋力の関係 
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5.2.2. 加齢に伴う MFCVの変化 
 各発揮筋力における MFCV を図 5.5（20%MVC），図 5.6（40%MVC），図 5.7
（60%MVC），図 5.8（100%MVC）に示す．各発揮筋力において年齢と MFCVの回
帰分析を行ったところ（有意水準 5%），20%MVCに関しては，相関係数は r = -0.22
であり，回帰式はy = −0.0084x+ 4.3514と予測できることが有意に示されなかった
（p = 0.18）．一方，40%MVC の相関係数は r = -0.56 の負の相関があり，回帰式は
y = −0.0148x+ 5.0591と予測できることが，60%MVC の相関係数は r = -0.63 の負
の相関関係があり，回帰式はy = −0.0173x+ 5.3063と予測できることが，100%MVC
の相関係数は r = -0.64の負の相関関係があり，回帰式はy = −0.0196x + 5.4534と予
測できることがそれぞれ有意（p < 0.001）に確認された．また 40%MVC以上の発揮
筋力において予測された回帰式の傾きより，発揮筋力の増加に伴って加齢に伴う
MFCVの減少が顕著になることが明らかとなった． 
 
 
図 5.5 20%MVC時のMFCV 
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図 5.6 40%MVC時のMFCV 
 
 
図 5.7 60%MVC時のMFCV 
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図 5.8 100％MVC時の MFCV 
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5.2.3. 加齢に伴う RMSの変化 
 各発揮筋力において，年齢と RMS の関係性を図  5.9（20%MVC），図  5.10
（40%MVC），図 5.11（60%MVC），図 5.12（100%MVC）に示す．各発揮筋力にお
いて年齢と RMSの回帰分析を行ったところ（有意水準 5%），20%MVCの相関係数
は r = -0.11 であり，回帰式はy = −0.0001x+ 0.0351，40%MVC の相関係数は r = -
0.27 であり，回帰式はy = −0.0005x + 0.0832，60%MVC の相関係数は r = -0.30 で
あり，回帰式はy = −0.0008x+ 0.1276であり，発揮筋力の増加とともに負の弱い相
関が認められたが，回帰式において F 検定を行ったところ，有意でなかった
（20%MVC：p = 0.49，40%MVC：p = 0.08，60%MVC：p = 0.05）．一方，100%MVC
に関しては，相関係数：r = -0.42 と負の相関関係があり，回帰式はy = −0.0018x+
0.25と予測できることが有意（p < 0.01）に確認された．  
 
 
図 5.9 20%MVC時の RMS 
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図 5.10 40％MVC時の RMS 
 
 
図 5.11 60％MVC時の RMS 
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図 5.12 100%MVC時の RMS 
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5.3. 考察 
5.3.1. 加齢に伴う最大発揮筋力の変化 
本実験において加齢に伴い最大発揮筋力は有意に減少することが明らかとなっ
た．これは佐藤らの報告と一致しており [39]，加齢に伴い運動単位数が減少するこ
とから筋線維数も減少し，発揮筋力の低下につながったことが要因として挙げられ
る． 
 
5.3.2. 加齢に伴う筋線維数，筋線維タイプの変化 
MFCVと RMSを用いて加齢に伴う変化を検討したところ，40%MVC以上の筋発
揮においては加齢に伴い有意に MFCVが減少し，100%MVC においては加齢に伴い
有意に RMS も減少することが明らかとなった．この要因としては，加齢に伴い筋
を構成する遅筋線維と速筋線維の割合が変化したことが要因として挙げられる．宮
田らは被験筋を外側広筋とした筋線維組成が異なる 2 群における MFCV の違いに
ついて研究しており [52]，速筋線維の割合が多い短距離走者の方が遅筋線維の割合
が多い長距離走者よりも高い MFCVを示したと報告している．本実験において速筋
線維が多く活動に参加する中・高負荷の筋発揮において加齢に伴い変化がみられた
ことから，加齢に伴い速筋線維の選択的萎縮が起き [19]，負荷が大きくなるにつれ
若年者は速筋線維の活動割合が増加する一方で，高齢者は発揮筋力の変化に関わら
ず遅筋線維を主に用いて筋発揮を行ったことから変化がみられたと示唆される． 
 さらに最大発揮筋力が同程度であった被験者における RMS および MFCV の違い
から筋の加齢度について検討を行う．図 5.13，図 5.14は 20～39歳の若年群，40～
59 歳の中年群，60～79 歳の高齢群の 3 群に分けた際の，最大発揮筋力時における
発揮筋力と MFCV および RMS の関係を示す．図より，最大発揮筋力が 17.71 kg，
18.35 kgと同程度であった 2名の高齢群において，RMSは 2名とも 0.06 mVと同じ
値を示したが，MFCV は 4 m/s以上と 3.5 m/s以下に分かれた．これより，2名の被
験者においては速筋線維の割合に差があり，MFCVの値が低い被験者の方が速筋線
維の選択的萎縮が顕著に現れ，筋の加齢が進んでいることが示唆される．このこと
から，活動に参加する筋線維のタイプを反映する MFCVに着目することにより筋の
加齢度を評価することが可能であるといえる． 
 また，最大発揮筋力が 44.21 kgと 28.27 kgであった 2名の高齢群において，MFCV
はどちらも 4 m/s程度であったが，RMSは 0.25 mVと 0.12 mV であった．2名の被
験者は発揮筋力および RMS に差がみられたが，MFCV に差がみられなかったこと
から，速筋線維の萎縮度合い差はなく筋の加齢はどちらも進んでいるといえる． 
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図 5.13 年代群ごとの最大発揮筋力と MFCV の関係 
 
 
図 5.14 年代群ごとの最大発揮筋力と RMSの関係 
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5.4. 第５章におけるまとめ 
 本章では，第３章で述べた提案手を用い，神経支配帯の位置を考慮しながらの計
測を可能にした上で，非侵襲的な手法である多チャンネル表面筋電図を用いて，内
側広筋における加齢特性を明らかにする実験を行った． 
結果として，最大発揮筋力の違いにおいては，高齢者は若年者に比べ有意に低い
値を示した．また活動に参加する筋線維のタイプを反映する MFCV に関しては，
40%MVC 以上の中・高負荷時において，加齢に伴い MFCV が有意に減少すること
が明らかとなり，活動に参加する筋線維数を反映する RMSに関しては，100%MVC
において，加齢に伴い RMSが有意に減少することが明らかとなった． 
これらの要因としては，加齢に伴って運動単位数が減少し，筋全体の筋線維数が
減少したことから最大発揮筋力も減少したことが挙げられる．また，特に速筋線維
の選択的萎縮が起きたことにより，速筋線維が多く活動に参加する中・高負荷時に
おいて，高齢者は遅筋線維の活動割合が若年者よりも増加し，MFCVが加齢に伴っ
て減少したと示唆される． 
これらのことから，すでに侵襲的な手法である解剖学によって明らかになってい
る速筋線維の選択的萎縮が非侵襲的の手法である表面筋電図においても明らかに
すること可能であり，MFCVを用いることにより筋の加齢度を判断することが出来
る． 
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第6章  結論 
6.1. 本研究の成果 
本研究では，多チャンネル表面筋電図を用いた個人に適した筋機能評価手法の確
立を目的として，客観的に神経支配帯の位置を推定する手法の検討，および，提案
手法を用いることによって筋機能評価への応用として動的運動時における筋疲労             
評価の検討，加齢における筋特性変化の検討を行った．  
第３章では，多チャンネル表面電極における客観的な神経支配帯の位置推定手法
の提案および有効性の検討を行った．提案手法による推定手法では，まず，表面筋
電図信号に含まれる波形の特徴を捉えるため，短い区間の波形に区切り，振幅が大
きな波形の抽出を行った．そして，各波形の伝播特性を明らかにするために，隣り
合うチャンネルとの相互相関係数，遅延時間，最大・最小振幅比の算出を行った．
この伝播特性から，神経支配帯付近の sEMG信号の特徴である「信号が反転してい
るチャンネル間」，「他のチャンネルに比べ振幅が低いチャンネル」を推定すること
を可能にし，神経支配帯の位置推定を行うものであった． 
提案手法の有効性を検討するために，従来の推定手法である目視推定との比較実
験を行ったところ，目視推定者との神経支配帯の存在有無における一致率，神経支
配帯の位置推定における一致率はどちらも 90%以上と高い一致率を示した．さらに
提案手法では，研究者による目視推定の際に見落とされていた恐れのある神経支配
帯の位置推定においても，複数の短い区間の波形を抽出し伝播を調べることにより，
信号全体から波形の伝播を判断し，位置の推定を行えると示唆された．このことか
ら，本提案手法を用いることによって，従来，研究者による目視の推定が必要であ
った神経支配帯の位置推定を客観的に誰もが行えることを可能にした． 
第４章では，第３章で提案した神経支配帯の位置推定手法を用いることによって，
従来，筋機能評価が困難であった動的運動時における筋機能評価を行うことが可能
か検討を行った．実験は上腕二頭筋を被験筋とした筋疲労評価実験を行い，疲労前
後，肘関節角度，収縮形態による違いを活動に参加する筋線維タイプを反映する
MFCV，活動に参加する筋線維数を反映する RMS を用いて評価した．結果として，
疲労前後による違いは，肘関節角度，収縮形態に関わらず，疲労に伴い活動に参加
する筋線維タイプは速筋線維から遅筋線維へとシフトしていき，活動に参加する筋
線維数は増加することが明らかとなった．肘関節角度による違いは，疲労前後，収
縮形態に関わらず，肘関節角度の増加に伴い活動に参加する筋線維タイプは遅筋線
維から速筋線維へとシフトしていき，短縮性収縮においてのみ，活動に参加する筋
線維数は増加することが明らかとなった．収縮形態による違いは，活動に参加する
筋線維タイプは収縮形態による違いが認められないが，短縮性収縮は伸張性収縮に
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比べ活動に参加する筋線維数が増加することが明らかとなった．これらのことから，
提案手法で神経支配帯位置を把握しながら筋機能評価を行うことにより，筋の疲労
度，肘関節角度，収縮形態による筋活動の違いといった筋の状態を把握することが
可能であるといえる．  
第５章では，第４章と同様に，第３章で述べた提案手法を用い，非侵襲的な手法
である多チャンネル表面筋電図を用いて，筋の加齢変化を評価可能かどうか，検討
を行った．実験は内側広筋を被験筋とした異なる発揮筋力時における筋機能の違い
を，活動に参加する筋線維のタイプを反映するMFCVおよび活動に参加する筋線維
数を反映する RMS を用いて評価した．結果として，結果として加齢に伴って最大
発揮筋力が減少することが明らかとなった．また，加齢に伴う速筋線維の選択的萎
縮が起きたことにより，速筋線維が多く活動に参加する中・高負荷時において，高
齢者は遅筋線維の活動割合が若年者よりも増加し，MFCV が加齢に伴って減少する
ことが明らかとなった．これらのことから，速筋線維の選択的萎縮が非侵襲的の手
法である表面筋電図においても明らかにすること可能であり，MFCVを用いること
により筋の加齢度を判断することが出来るといえる． 
以上のことより，提案した神経支配帯位置推定手法を用いることによって客観的
に神経支配帯の位置を把握しながらの筋機能評価を可能とし，非侵襲的に筋機能評
価を行える表面筋電図法を用いることによって個人の筋状態を把握するシステム
を構築していくことが可能になるといえる． 
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6.2. 今後の課題・展望 
  本研究では神経支配帯の位置を客観的に推定する手法の提案および，その提案手
法を用いた筋機能評価を行ったが，筋機能評価システムを構築していくためにはよ
り詳細に sEMG 信号における伝播特性を解明していく必要がある．そのための今後
の課題として以下の点が挙げられる． 
本研究において筋機能評価を行う際は，50ミリ秒程度の時間間隔で区切り解析を
行ったが，短い区間である ZX 波形ごとに区切り，同一時間区間内に含まれる ZX
波形の数，ZX 波形ごとの筋線維伝導速度，RMS 等の解析を行うことによって，波
形ごとの疲労特性，加齢特性を明らかにしていく必要がある． 
また，被験者の運動習慣，筋線維の組成割合の違いが評価指標に与える影響を考
慮する必要がある．特に，筋線維の組成割合が異なることによって疲労に達するま
での時間は個人差があると考えられるため，速筋線維の割合が多い被験者と遅筋線
維の割合が多い被験者との信号の伝播特性の違いを検討していく． 
さらに，本研究では被験者を男性のみとしており，性差が筋機能評価に及ぼす影
響を調べる必要がある他，疲労に伴う筋機能変化において，年齢に差がみられるか
検討をしていく必要がある． 
 これらの課題を解決し，個人に適した筋機能評価システムを構築することによっ
て以下のことが可能になる． 
 まず，評価システムを用いて筋力トレーニングを行うことによって，負荷を与え
たい筋肉に十分な負荷を与えているかどうかの判断，また疲労度合いを提示するこ
とによってオーバーワークを防ぐことが可能になる． 
また，日常生活で用いることによって，一日の活動量，運動機能が低下している
と判断された場合には運動を促す等，健康の維持・促進に利用することが可能にな
る． 
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